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  Resumo 
A imagem por tensor difusão (DTI) é uma extensão da imagem por ressonância magnética que 
permite a caraterização microestrutural dos tecidos, sendo um destes, os músculos esqueléticos. No 
entanto, dadas as grandes dimensões dos mesmos, a aquisição de volumes DTI deste tipo de tecidos 
é comumente realizada em mais que uma sessão. A não linearidade dos gradientes de codificação 
espacial e a presença de magnetizações parasitas levam a que ocorram distorções que impossibilitam, 
quando unidos, a continuação de volumes na sua transição. No mercado já existem sotwares que 
permitem estas correções, no entanto, o seu objetivo tem como fim estudos populacionais aplicados 
na neurologia, não estando preparados para o alinhamento e união de volumes contíguos. 
Ao recorrer a algoritmos aplicados nestes softwares, com a devida preparação, é possível 
garantir a continuidade de volumes. Um desses algoritmos, demons, foi aplicado em pontos de 
sobreposição de imagens de volumes contíguos. A transformada resultante deste algoritmo foi aplicado 
ao volume considerado a transformar e unido ao volume de referência. 
Mostra-se ser possível a aplicação destes algoritmos para a continuação de volumes, sendo 
observada a preservação da coerência anatómica das fibras quando comparadas aos grupos de 
controlo. Numa versão futura, recomenda-se a utilização de algoritmos mais robustos, que tomam 
partido da informação direcional que a imagem por tensor de difusão fornece. 
 
Palavras-chave: Processamento de Imagem, Imagem por Tensor de Difusão, Imagem por 
Ressonância Magnética, DTI da Perna, DTI de Músculos Esqueléticos. 






  Abstract 
Diffusion tensor imaging (DTI) is an extension of magnetic resonance imaging, which enables the 
microstructural characterization of tissues such as the skeletal muscles. However, due to the dimensions 
of said tissues, the acquisition of DTI volumes has to be made in more than one session. The non-
linearity of the spatial encoding gradients and existing parasitic magnetic fields cause image distortion 
that disables the possibility of volume continuity when united. There are several programs available 
commercially which allow the correction of said distortions; however, they are targeted for the neuronal 
study of populations and not adequate for the alignment and junction of contiguous volumes. 
By using the algorithms implemented in said programs, it is possible to ensure volume continuity. 
In this work we used the demons algorithm. We have shown that it is possible to apply DTI registration 
algorithms to ensure volume continuity, and observed the preservation of the anatomical coherence of 
fibers when compared with the control groups. In future versions, it is recommended to use more robust 
algorithms by taking in consideration the directional information which DTI provides. 
 
Keywords: Image Processing, Diffusion Tensor Imaging, Magnetic Resonance Imaging, Leg DTI, 
Skeletal Muscle DTI. 
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A imagem por tensor de difusão (DTI) é uma técnica de imagem por ressonância magnética 
(MRI) que, juntamente com a utilização de tratografia, permite a identificação e a visualização de fibras. 
A técnica tem sido uma ferramenta valiosa para o estudo da microestrutura tecidular e citoarquitetura 
de várias estruturas; tal como o cérebro (Figini et al., 2015; Hasan,et al., 2014), espinal medula (Cohen-
Adad et al., 2011), músculos esqueléticos (Khalil et al., 2010; Okamoto et al., 2014; Schwenzer et al., 
2009), entre outras. 
A tese insere-se num projeto desenvolvido pelo Grupo de Investigação em Neuromecânica do 
Movimento Humano (NHM) do CIPER/FMH/UNL (referência PTDC/DES/103178/2008), no qual se 
pretende estudar a influência de carga mecânica cíclica de intensidade moderada ou elevada nas 
alterações músculo-esqueléticas estruturais, funcionais e de controlo neuromuscular, agudas e 
crónicas. Para tal, recorreu-se a duas abordagens complementares, sendo uma delas a aquisição de 
imagens in vivo por ressonância magnética; onde se realizou a aquisição de imagens anatómicas 
através de imagem ponderada à densidade protónica (DP) e a aquisição de imagens funcionais através 
da estimação de DTI por imagem ponderada à difusão (DWI). 
O equipamento utilizado para obtenção destas imagens apresentava um volume eficaz diminuto 
para aquisição de DWI de membros de grandes dimensões, como no caso da perna; assim, a aquisição 
de ambas as imagens anatómicas e funcionais teve que ser efetuada em duas sessões. A não 
linearidade dos gradientes e a indução de magnetizações parasitas durante a aquisição causam 
distorções nas imagens: Isto impossibilita a continuação entre volumes, inviabilizando a realização de 
uma tratografia representativa da realidade (figura 1.1). 
 
Figura 1.1 – União de dois volumes adquiridos em duas sessões contínuas sem qualquer tipo de processamento 
de imagens anatómicas ponderadas a DP (A); imagens funcionais ponderadas à difusão (B); tratografia (C). 
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Atualmente, o alinhamento de DTI consiste na utilização de algoritmos de registo por 
deformações difeomorfas.  
O software Insight Toolkit (Vercauteren et al., 2009a, 2009b) utiliza o algoritmo demons de 
Thirion, 1998, cujo modelo de deformação se baseia na equação do fluxo ótico regulado pelo erro 
quadrático médio. O software DTI-TK (Zhang et al., 2007) recorre à dedução incremental de um campo 
vetorial de deslocações que visa a maximizar uma métrica de similaridade através de sucessivas 
reorientações de DTI (Zhang et al., 2006). Finalmente, o software medInria (N. Toussaint, J.C. Souplet, 
2007) recorre ao registo difeomorfo através de gradientes de tensão-finita (Yeo et al., 2008).  
No entanto, as bibliotecas que incluem estes algoritmos têm o objetivo de registar imagens DTI 
de populações e não se encontram preparados para unir volumes DP e DTI. Para além de mais, são 
direcionados para estudos neurológicos, onde imagens padronizadas do cérebro são utilizadas como 
referência (Hasan et al, 2011). 
Esta tese visa preencher esta lacuna, ao aproveitar a sobreposição de cortes entre dois volumes 
contíguos, pretende-se criar um algoritmo que una volumes de imagens anatómicas e volumes de 
imagens funcionais de superfícies de grandes dimensões e garanta a sua continuidade. Sendo as 
imagens DTI mais suscetíveis a distorções (Andersson, 2013; Hasan et al., 2011; Le Bihan, Poupon, 
Amadon, & Lethimonnier, 2006), a tese focará em maior detalhe no registo destas. Dada a 
complexidade técnica e a inacessibilidade dos algoritmos aplicados por Yeo et al., 2008 e Zhang et al., 
2006, foi optado o algoritmo de registo de imagem demons implementado por Vercauteren et al., 2009a. 
1.2 Objetivos 
Esta tese tem como objetivo cumprir as seguintes diretrizes: 
(i) Estabelecer um algoritmo de co-registo que garanta a continuação de volumes DP e DTI na 
sua transição e os sobreponha, aproveitando a sobreposição de cortes entre o volume superior 
e o volume inferior; 
(ii) Estabelecer a melhor metodologia de alinhamento de volumes DTI através da utilização de 
vários parâmetros no algoritmo demons. 
1.3 Estrutura da Tese 
Para compreender melhor a aquisição de imagem DTI, esta dissertação inicia-se com a 
apresentação de um conjunto de conceitos fundamentais em MRI e reconstrução deste tipo de 
imagens. O terceiro capítulo apresenta, de uma forma simples, a metodologia de estimação de DTI e a 
sua aplicabilidade na perna. O quarto capítulo mostra as várias causas de distorção em DTI e respetivas 
estratégias de mitigação. 
As metodologias utilizadas nesta dissertação encontram-se descritas no capítulo cinco, que são 
apresentadas e discutidas no capítulo seguinte. 
Finalmente, no último capítulo são apresentadas as conclusões gerais, bem como o trabalho 
futuro a desenvolver. 
 
3 
Princípios e Reconstrução de Imagem MRI 
  
2.1 Princípios Básicos de MRI 
A imagem por ressonância magnética (MRI) é uma técnica de imagiologia que permite a 
observação anatómica e fisiológica in vivo, aproveitando a suscetibilidade magnética da água, que 
compõe 70% a 90% dos tecidos (McRobbie et al., 2003; Westbrook, 2010). Desde a sua introdução em 
1971, a MRI tem sido uma ferramenta valiosa em ambiente clínico e de investigação. Esta encontra-se 
em forte expansão com a introdução de novos métodos, que possibilitam o estudo in vivo da 
vascularização, mapeamento de atividade cerebral, perfusão e difusão no corpo humano. 
2.1.1 Ressonância Magnética Nuclear 
Toda a matéria é composta por átomos, constituído pelo núcleo e pela nuvem eletrónica. Dentro 
do núcleo encontram-se protões e neutrões, sendo que a soma do seu número total de partículas é o 
número de massa (A). Estas partículas giram sobre o seu próprio eixo, efeito de spin. Pelas leis de 
indução eletromagnética, o efeito de spin produz corrente, criando um campo magnético. A direção e 
magnitude desse campo denomina-se de momento magnético. 
O momento magnético dos protões e neutrões anula-se quando estes se encontram em pares, 
tal como no caso do 4He,que apresenta momento magnético nulo. Elementos abundantes com número 
de massa ímpar têm momento magnético não nulo; estes são os elementos utilizados nos estudos de 
NMR e são classificados como MR active (tabela 2.1) (Westbrook, 2010). 
Tabela 2.1 – Alguns exemplos de elementos MR active e respetivos momentos magnéticos. Os valores que se 
encontram entre parentesis correspondem à sua incerteza. (Stone, 2005) 
Núcleo Spin Momento magnético (nm) 
1H ½+ 2,79284734(3) 
13C ½- 0,7024118(14) 
15N ½- -0,28318884(5) 
17O 5/2+ -1,89379(9) 
19F ½+ +2,628868(8) 
23Na 3/2+ +2,217522(2) 




Figura 2.1 – Representação da magnetização da rede M0. Os spins dos núcleos (setas pretas) giram em torno do 
campo magnético B0. A magnetização da rede (seta azul) resulta da soma dos momentos magnéticos das 
partículas paralelas e antiparalelas. (McRobbie et al., 2003) 
Para que a aquisição de um sinal em NMR seja possível, é utilizada a magnetização da rede M0 
do volume em estudo que resulta da soma dos momentos magnéticos de todas as partículas contidas 
neste (figura 2.1). É necessário que M0 seja não nulo e suficientemente grande para ser detetado. Dado 
um volume de uma substância MR active, na ausência de um campo magnético externo, o momento 
magnético das partículas encontra-se orientado em direções aleatórias e, portanto, M0 é próximo de 
zero. No entanto, quando aplicado um campo magnético externo 𝐵 ⃗⃗  ⃗, as partículas alinham-se segundo 
as linhas de fluxo magnético (figura 2.2). Nesta situação, os formalismos de mecânica quântica ditam 
que as partículas estarão constantemente a transitar entre dois estados, o de energia inferior: paralelo 
a B0, e o antiparalelo, de maior energia. A razão entre estes dois estados segue uma distribuição de 
Boltzmann segundo a equação 2.1 (McRobbie et al., 2003), 
N𝑝𝑎𝑟𝑎𝑙𝑒𝑙𝑎
Nanti−pararela
= 1 + 
𝛾ћ𝐵0
𝑘𝐵𝑇
 (Equação 2.1) 
onde 𝛾 é a razão giromagnética em HzT-1, ћ é a constante de Planck em Js-1, B0 é a força do campo 
magnético em T, 𝑘𝐵  a constante de Boltzmann em JK
-1 e T a temperatura do volume em K. 
Quando a razão é igual ao valor unitário, M0 é nulo, impossibilitando a aquisição de sinal por 
NMR. No entanto, em situações clínicas (paciente a 37ºC e B0 a 1,5T) esta razão é de 1,000004 
(McRobbie et al., 2003) que, embora diminuta, é suficiente para MRI. 
 
Figura 2.2 - (A) Distribuição de spins na ausência de campo magnético externo; (B) Na presença de um campo 
magnético B, os spins admitem dois estados possíveis, paralelas e antiparalelas ao campo. (Sousa, 2013) 
O campo magnético externo exerce uma força nos núcleos para que estes se alinhem com as 
linhas de campo mas o momento angular dos eletrões não permite essa condição e, portanto, o núcleo 
 
5 
adquire um segundo eixo de rotação. A sobreposição dos dois eixos de rotação faz o núcleo descrever 
um movimento conhecido como precessão e a sua frequência é dada pela equação de Larmor 
(equação 2.2): 
ω0 = 𝛾𝐵0 (Equação 2.2) 
onde ω0 é a frequência angular de precessão em Hz, 𝛾 é a razão giromagnética de um elemento em 
HzT-1 e B0 a força do campo magnético em T. No caso do átomo de hidrogénio onde 𝛾 = 42,57 MHzT-1 
(McRobbie et al., 2003) sobre um campo magnético de 1T, a sua frequência de precessão é de 
42,57MHz. Esta frequência também é conhecida como condição de ressonância e permite a aquisição 
de sinal em NMR. 
A aquisição de sinal em NMR é realizada através de uma bobina que funciona como um 
transcetor. Esta emite um pulso na gama das radiofrequências (no caso do hidrogénio) e recebe um 
sinal de igual frequência durante a relaxação da amostra. Esta bobina é apenas sensível a mudanças 
de direção perpendiculares ao campo magnético B0. 
2.1.2  Aquisição de sinal de NMR 
Convenciona-se, num referencial cartesiano (x,y,z) que o campo B0 se encontra paralelo e na 
mesma direção do eixo z. Em equilíbrio, a componente da magnetização da rede longitudinal Mz será 
não nula, não existindo componente Mxy segundo o plano transversal. Sendo a amplitude de Mz muito 
inferior à de B0, não é possível a deteção do sinal; assim, é necessário perturbar este equilíbrio. Para 
tal, é aplicado um pulso eletromagnético perpendicularmente a Mz, que faz com que os núcleos 
absorvam energia, induzindo uma nutação nos spins e a precessão destes em fase segundo uma nova 
direção (figura 2.3) (McRobbie et al., 2003; Westbrook, 2010). 
 
Figura 2.3 – Esquema ilustrativo da rotação da magnetização da longitudinal e reposição ao estado de equilíbrio. 
Magnetização da rede antes da nutação (A); Nutação de 90º da magnetização da rede (B); Reposição da 
magnetização da rede do plano transversal para o plano longitudinal (C); Retorno ao estado de equilíbrio após 
𝑡~4𝑇1 segundos (D). 
O ângulo de nutação α (ângulo em relação a Mz em graus) depende do tempo e da magnitude 
do pulso, segundo a equação 2.3 (McRobbie et al., 2003): 
𝛼 =  𝛾𝐵1𝑡𝑝 (Equação 2.3) 
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onde 𝛾 é a razão giromagnética em HzT-1, B1 é a magnitude do pulso em T e 𝑡𝑝 o tempo do pulso, em 
segundos. Assim, um pulso que induz uma nutação de M0 para Mxy define-se como pulso de 90º. 
Consequentemente, um pulso que nute M0 para a sua direção oposta, denomina-se de pulso de 180º. 
A escolha do ângulo de nutação induzida pelos pulsos e o modo como são aplicados (i.e, ordem e 
duração) definem uma sequência. 
Após a nutação de M0 com o pulso, a tendência dos núcleos é de se realinharem novamente 
com B0. Estas variações de fluxo magnético induzem uma corrente sinusoidal de frequência igual à do 
pulso emitido pelo transcetor que decai exponencialmente, conhecido como decaimento de indução 
livre (FID). Este sinal não tem aplicação direta, mas, através de sucessivos ecos FID, é possível medir 
as várias propriedades magnéticas da matéria (McRobbie et al., 2003; Westbrook, 2010), como o tempo 
de relaxação longitudinal T1, o tempo de relaxação transversal T2. 
O tempo de relaxação longitudinal T1 carateriza o tempo de restauração de 63% da amplitude da 
magnetização da rede na componente Mz, após a nutação da magnetização da rede pelo pulso 
eletromagnético  
O tempo de relaxação transversal T2 caracteriza o tempo que uma amostra demora a perder 
63% da sua coerência de fase. Este é caraterizado por um decaimento exponencial da magnetização 
da rede no plano transversal Mxy. 
Uma propriedade dos tempos de relaxação T1 e T2 é que T1 é estritamente maior que T2 
(McRobbie et al., 2003; Westbrook, 2010). 
Outra propriedade quantificável através do FID é a densidade protónica da matéria, um valor 
adimensional que depende da amplitude do sinal FID no instante inicial de relaxação. 
Todas estas propriedades podem ser quantificadas através da sequência de Carr-Purcell (figura 
2.4), conhecida também como sequência spin echo (Carr & Purcell, 1954). Ao variar o tempo de eco 
(TE, definido pelo dobro do intervalo de tempo entre a aplicação dos pulsos de 90º e 180º); e o tempo 
de repetição (TR, o intervalo de tempo entre os dois pulsos de 90º consecutivos), é possível obter um 
sinal FID ponderado com a propriedade a quantificar, tal como mostra a tabela 2.2 (McRobbie et al., 
2003; Westbrook, 2010). 
Tabela 2.2 – Ponderação dos sinais FID em função do tempo de eco e do tempo de repetição  
  Tempo de eco (TE) (ms) 
  Curto (< 40) Longo (> 75) 
Tempo de Repetição (TR) 
(ms) 
Curto (< 750) FID ponderado a T1 Sem relevância 




Figura 2.4 – Sequência de spin echo. Legenda: TE – Tempo de eco; FID – Free Induction Decay. Adaptado de 
(McRobbie et al., 2003) 
2.1.3 Reconstrução de imagem MRI e espaço k 
A imagem MRI resulta da reconstrução do espaço k através da transformada de Fourier inversa 
2D (figura 2.5). O espaço k é um formalismo matemático onde se armazena o sinal convertido de 
analógico para digital, e é o local onde se realiza a codificação espacial da imagem. Cada imagem, no 
domínio do espaço k, consiste na construção das linhas kx, que contém a evolução temporal do FID; e 
na decomposição deste pela transformada de Fourier 1D, o que resulta nas colunas ky. 
 
Figura 2.5 – Fluxograma ilustrativo do processo de reconstrução de imagem em MRI. Legenda: A – aquisição da 
imagem; B – Armazenamento no espaço k no domínio do tempo; C – Transformação do espaço k no domínio das 
frequências; D – Reconstrução de imagem através da transformada de Fourier 2D inversa. Adaptado de (McRobbie 
et al., 2003; Westbrook, 2010) 
A formação do espaço k e o seu preenchimento são realizados através três bobinas de gradiente, 
uma para cada direção x, y e z, que subtraem ou adicionam linearmente um campo magnético na 
respetiva direção, tal como descrito na figura 2.6. O declive do gradiente depende linearmente da 




Figura 2.6 – (a) Esquematização de uma bobina de gradientes sobre a direção de B0. (b) Influência dos campos 
magnéticos gerados sobre o campo magnético estático B0. Adaptado de (Westbrook, 2010) 
Estas pequenas variações de campo magnético ao longo do espaço induzem a precessão dos 
átomos em frequências e fases diferentes, permitindo a codificação espacial da imagem. A metodologia 
de codificação espacial da imagem encontra-se descrito na figura 2.7 e inicia-se com a formação do 
espaço k através do gradiente de seleção de corte, acompanhado pela excitação do meio com um 
pulso eletromagnético. Depois, para cada linha da imagem, são acionados os gradientes de codificação 
de fase e frequência, para delineação das linhas e colunas kx e ky. 
Finalmente, obtido o espaço k no domínio fase-frequência, a reconstrução da imagem é realizada 
através da transformada de Fourier inversa 2D (equação 2.5). 
𝐹(𝑘𝑥 , 𝑘𝑦) =  ∫𝑓(𝑥, 𝑦) 𝑒
𝑖2𝜋(𝑘𝑥𝑥+𝑘𝑦𝑦)𝑑𝑥𝑑𝑦 (Equação 2.5) 
 
Figura 2.7 - Sequência de codificação espacial de imagem em MRI. A amplitude está representada nas ordenadas 
e o tempo nas abscissas. Legenda: Gsc: gradiente de seleção de corte; Gcf: gradiente de codificação de fase; 
Gcfreq: Gradiente de codificação de frequência. Adaptado (McRobbie et al., 2003) 
É de notar que a informação no espaço k é redundante. O centro do espaço corresponde à 
informação de contraste e SNR enquanto as margens deste espaço correspondem às altas frequências 
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da imagem (McRobbie et al., 2003; Pipe, 2009; Westbrook, 2010). Assim, é possível utilizar sequências 
que preencham parcialmente o espaço k, como o caso da EPI, para aquisição rápida de imagens, sem 







Imagem de Tensor de Difusão e sua 
Aplicabilidade na Perna  
  
Em 1828, o botânico e físico Robert Brown observou sobre microscópio ótico o deslocamento 
aleatório de uma partícula de pólen suspensa em água, no entanto, não conseguiu determinar o 
mecanismo que levava a esse deslocamento. Só em 1905, Einstein publicou um artigo que explicava 
o fenómeno a nível molecular: o movimento aleatório da partícula de pólen resultava de colisões 
inelásticas das moléculas de água, que se encontram em movimento devido à energia térmica. Einstein 
postulou que o percurso quadrático médio livre de uma partícula dependeria do tempo t e do coeficiente 
de difusão D segundo a equação 3.1 (Johansen-Berg, Behrens, 2009): 
< 𝑟2 > = 6𝐷𝑡 (Equação 3.1) 
onde < 𝑟2 >  é o percurso quadrático médio em mm, D é o coeficiente difusão em mm2s-1 e t o tempo 
em segundos. Esta constante só pode ser aplicada em situações de difusão isotrópica, i.e., as 
partículas podem-se mover de igual forma em todas as direções. Quando existem barreiras físicas no 
meio, o deslocamento de tais partículas passa a ser restringido em determinadas direções. Isto faz com 
que a difusão passe a ter uma direção preferencial perpendicular às restrições do meio, numa situação 
conhecida como anisotropia (figura 3.1). 
 
Figura 3.1 – Diagrama do movimento de uma molécula em situação de isotropia (A) e anisotropia (B). 
Assim, a difusão já não pode ser descrita como um valor escalar D, mas requer a utilização de 









onde os elementos diagonais (𝐷𝑥𝑥 ,𝐷𝑦𝑦 , 𝐷𝑦𝑧) representam o coeficiente de difusão em cada eixo do 
referencial de laboratório (x, y e z). Os elementos não-diagonais refletem a correlação de movimentos 
aleatórios entre cada eixo principal e assumem-se ser simétricos (𝐷𝑖𝑗 = 𝐷𝑗𝑖; 𝑖, 𝑗 = 𝑥, 𝑦, 𝑧) (Le Bihan et 
al., 2001; Seunarine & Alexander, 2009). 
No corpo humano, existem várias estruturas anatómicas onde a difusão molecular das suas 
células é anisotrópica, sendo uma delas a perna. A perna é uma estrutura anatómica que se estende 
do joelho até ao tornozelo e consiste numa rede de músculos esqueléticos suportada por um grupo 
ósseo: a tíbia e o perónio (Seeley, 2014). Os músculos esqueléticos são compostos por fibras 
musculares esqueléticas associadas a pequenas quantidades de tecido conjuntivo, vasos sanguíneos 
e nervos. Cada fibra muscular esquelética é uma única célula cilíndrica alongada que contém diversos 
núcleos localizados na periferia da fibra, junto da membrana celular (Seeley, 2014). 
Envolvendo cada fibra muscular, existe uma lâmina externa composta principalmente por fibras 
reticulares, o endomísio. Cada feixe de fibras musculares com o seu endomísio é envolvida por outra 
camada de tecido conjuntivo mais pesado, o perimísio. Cada conjunto de fibras envolvido no perimísio 
é denominado de feixe muscular (figura 3.2 A) (Seeley, 2014). Um músculo é constituído por vários 
feixes agrupados por uma terceira camada, o epimísio, que cobre toda a superfície muscular. A fáscia, 
camada de tecido conjuntivo fibroso por fora do epimísio, separa cada músculo e alguns casos envolve 
os grupos musculares (Seeley, 2014). Este tecido conjuntivo do músculo mantém juntas as células 
musculares e liga os músculos aos tendões ou insere-os nos ossos (figura 3.2 B) (Seeley, 2014). 
 
Figura 3.2 – A: Esquema ilustrativo da estrutura muscular esquelética. B:Esquema ilustrativo da ligação dos 
tecidos conjuntivos dos músculos esqueléticos ao osso. (Seeley, 2014) 
A organização estrutural e a natureza cilíndrica e alongada das fibras que compõem os músculos 
esqueléticos da perna viabilizam a utilização de uma técnica de MRI que permite quantificar a direção 
preferencial de difusão, a imagem DTI. 
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3.1 Aquisição de imagem DTI 
A imagem DTI consiste na estimativa do tensor D dos vários pixéis de um corte. Para tal, são 
adquiridas imagens DWI segundo várias direções (Le Bihan et al., 2006).  
Para minimizar a formação de artefactos provenientes de movimentos do paciente ou da 
atividade fisiológica, é utilizada a sequência Single Shot -Diffusion Weighted – Echo Planar Imaging 
(SS-DW-EPI), representada na figura 3.3. A sequência consiste numa variação rápida dos gradientes 
de codificação de fase num único pulso de excitação, que preenche as várias linhas do espaço k (Le 
Bihan et al., 2006) e na adição de dois gradientes de codificação de difusão. O primeiro gradiente de 
codificação de difusão induz a reorganização das fases dos núcleos segundo a direção deste, que 
serão posteriormente invertidas aquando da aplicação do pulso de 180º. Após um intervalo de tempo, 
é aplicado o segundo gradiente de codificação de difusão que provoca o refasamento dos spins para a 
sua posição inicial. No entanto, a difusão molecular leva à relocação de parte da população, sofrendo 
um desfasamento diferente ao induzido pelo primeiro gradiente, que resulta num desfasamento 
residual. Este atenua a magnetização da rede por anulação do momento de partículas com direção 
contrária, permitindo a quantificação da difusão ocorrida. 
 
Figura 3.3 – Esquematização de uma sequência SS-DW-EPI. Legenda: RF: pulso de radiofrequência; GSel: 
gradiente de seleção de corte; GCFase: Gradiente de codificação de fase; GFreq: gradiente de codificação de 
frequência; GDif: gradiente de codificação de difusão. 
A aplicação da sequência resulta num sinal FID ponderado a T2 sensível à difusão segundo os 
referenciais de laboratório (x,y,z) descrito pela equação 3.3 (Le Bihan et al., 2001): 
𝑆(𝑇𝐸) = 𝑆0 exp (
𝑇𝐸
𝑇2
)exp ( ∑ ∑ −𝑏𝑖𝑗𝐷𝑖𝑗
𝑗=𝑥,𝑦,𝑧𝑖=𝑥,𝑦,𝑧
) (Equação 3.3) 
onde S0 é a intensidade máxima do sinal FID ponderado a T2, Dij é o coeficiente de difusão em mm2s-1 
e bij, também conhecido por b-value, é o coeficiente de ponderação à difusão segundo a direção i,j 
dado em s.mm-2. O b-value descreve o trabalho realizado pelo gradiente de codificação de difusão 
numa dada direção, segundo a equação 3.4 (Pipe, 2009): 
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 (Equação 3.4) 
onde γ é a razão giromagnética em MHzT-1, Gij é a amplitude do gradiente numa dada direção i, j em 
T, 𝛿 é o tempo de duração de Gij  em segundos e 𝛥 é o tempo entre os dois gradientes Gij em segundos.  
Assumindo que χ é um vetor que contém a intensidade do sinal das várias imagens DWI num 
dado pixel (i,j) (equação 3.5): 
𝜒(𝑖, 𝑗) = [𝐼1(𝑖, 𝑗)  𝐼2(𝑖, 𝑗)  …  𝐼𝑁−1(𝑖, 𝑗)  𝐼𝑁(𝑖, 𝑗)] (Equação 3.5) 
e B é a matriz que contém os vetores normalizados das várias direções de codificação de difusão, em 















































 (Equação 3.6) 
a estimativa do vetor 𝐷 = [𝐷𝑥𝑥  𝐷𝑥𝑦 𝐷𝑥𝑧 𝐷𝑦𝑦 𝐷𝑦𝑧 𝐷𝑧𝑧]
𝑇
 num dado pixel (i,j) resulta da equação 3.7 (Jones, 
2013): 
𝐷(𝑖, 𝑗) = (𝐵𝑇𝐵)−1𝐵𝑇𝜒 (Equação 3.7) 
A equação 3.7 é, então, um sistema de equações de seis incógnitas, com número de equações 
igual ao número de imagens adquiridas segundo uma direção única. Assim, a condição mínima para 
que haja uma solução possível e determinada de D é de 6 direções (Jones, 2013; Le Bihan et al., 2001). 
No entanto, para fins de minimizar o erro na estimativa de D, é prática comum aumentar a amostragem 
de direções de DWI e atenuar a contaminação T2 com uma imagem de referência b0 (Jones, 2013; Le 
Bihan et al., 2001; Mukherjee et al, 2008). Existem vários esquemas de amostragem, tal como mostra 




Figura 3.4 – Ilustração exemplificativa de vários esquemas de amostragem de DWI para fins de estimação de 
DTI. (Hasan et al., 2011) 
3.1.1 Valores Próprios e Vetores próprios 
Sendo D uma matriz quadrada, é possível descreve-la através da decomposição de valores e 
vetores próprios, outro formalismo com aplicação clínica. Os valores próprios são calculados através 
da resolução da equação 3.8: 
det(𝐷 −  𝜆𝐼) = 0  (Equação 3.8) 
cada vetor próprio resulta da solução da equação 3.9 para cada valor próprio: 
𝜖?̂? = [
𝐷𝑥𝑥 − 𝜆𝑖 𝐷𝑥𝑦 𝐷𝑥𝑧
𝐷𝑦𝑥 𝐷𝑦𝑦 − 𝜆𝑖 𝐷𝑦𝑧





] = 0 , 𝜆𝑖  ∈  ℕ (Equação 3.9) 
uma vez que D é uma matriz 3x3, existem pelo menos três soluções possíveis, o que resulta em três 
valores e vetores próprios, onde 𝜆1 > 𝜆2 > 𝜆3 (Le Bihan et al., 2001). Isto faz com que seja possível 
criar um novo referencial ortogonal que representa a amplitude e direção, respetivamente, da difusão 
e em que o valor próprio 𝜆1 representa a direção principal de difusão (Hiltunen et al., 2005; Le Bihan et 
al., 2001; Schwenzer et al., 2009). A representação visual, presente na figura 3.5, é feita através da 












= 1 (Equação 3.10) 
onde 𝜖?̂?, 𝜖?̂? e 𝜖?̂? são as componentes segundo a direção x, y e z do vetor próprio do valor próprio 𝜆1 e 




Figura 3.5 – (Esquerda) Representação da elipsoide segundo os valores próprios λ1, λ2 e λ3. (Direita) Primeira 
representação gráfica de difusão utilizando elipsoides. (Basser, Mattiello, & LeBihan, 1994) 
Mais, a decomposição em valores e vetores próprios possibilita caraterizar D. Clinicamente, as 
quantidades mais utilizadas são o traço Tr(D) (equação 3.11), a difusibilidade média MD (equação 
3.12), a anisotropia fracional FD (equação 3.13) e a anisotropia relativa RA (equação 3.14) (Jones, 
2013). 
𝑇𝑟(𝐷) =  𝜆1 + 𝜆2 + 𝜆3 (Equação 3.11) 
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< 𝜆 >
 (Equação 3.14) 
Existem vários estudos que demonstram que o primeiro valor próprio corresponde à difusão na 
direção principal da fibra muscular (Heemskerk et al, 2010; Lansdown et a, 2007; Sinha et al., 2006); e 
que segundo e terceiro valores próprios podem corresponder respetivamente à difusão da água no 
endomísio e na direção transversal da fibra (Galbán et al, 2004). Além de mais, a possibilidade de 
quantificar parâmetros microestruturais como FA e MD, aliada à tratografia, permite estudar variações 
de parâmetros da arquitetura muscular, como o ângulo de penação e o comprimento das fibras, 
causadas quer por motivos fisiológicos (Schwenzer et al., 2009), quer patológicos (Khalil et al., 2010). 
3.2 Tratografia 
Na secção anterior, foi explicado como DTI é estimado e a sua aplicação na caracterização 
bidimensional dos tecidos fibrosos, como os músculos esqueléticos. No entanto, as fibras definem 
percursos num espaço tridimensional; assim, uma representação bidimensional das mesmas não é 
suficiente para uma caracterização total destas.  
A tratografia é a única ferramenta disponível que permite a observação não-invasiva, in vivo e 
tridimensional do percurso das fibras (Behrens, Sotiropoulos, & Jbabdi, 2013; Mukherjee et al., 2008). 
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Existem vários algoritmos que permitem a reconstrução destas, sendo classificados como 
determinísticos, probabilísticos e globais. No âmbito da tese, o software de tratografia recorre a um 
algoritmo determinístico, denominado Fiber Assignment by Continuous Tracking (FACT), que será 
abordado neste trabalho. 
3.2.1 Fiber Assignment by Continuous Tracking (FACT) 
Uma imagem DTI, quando composta pelos valores e vetores próprios, pode assumir-se como 
um campo vetorial onde os vetores coincidem com a direção principal de difusão, 𝜆1 (Behrens et al., 
2013; Mori & Van Zijl, 2002).  
Computacionalmente, o algoritmo requer três parâmetros: a variação máxima de ângulo, o 
intervalo de valores FA e a definição de uma região de interesse (ROI) na imagem, onde os vóxeis 
contidos nesse ROI serão denominados de sementes. A partir dessas sementes, o algoritmo observa 
a sua vizinhança e analisa quais os vetores que cumprem a parametrização imposta. Enquanto o 
algoritmo encontra pontos vizinhos que satisfazem as condições acima descritas, é desenhada uma 
semirreta que os une e assim sucessivamente (figura 3.6). O algoritmo termina quando o trato percorre 
todo o volume ou não existe possibilidade de a linha se propagar. 
De a forma facilitar a visualização dos tractos, é comum associar cores aos tractos. Para tal, 
associa-se cada canal Red, Green and Blue (RGB) dependendo da direção a que este se propaga em 
cada referencial cartesiano x, y e z respetivamente. 
 
Figura 3.6 – Esquema ilustrativo do algoritmo determinístico FACT. (Fonte: 
http://www.ajnr.org/content/29/4/632/F6.large.jpg, acedido em 6 de Setembro de 2015) 
Embora a boa resolução temporal da SS-DW-EPI permita resolver o problema dos artefactos de 
movimento, a variação rápida de gradientes induz um campo magnético parasita, conhecida como 
correntes de Eddy. Isto causa erros de escrita das linhas do espaço k (Andersson, 2013; Le Bihan et 
al., 2006) das imagens DWI que, consequentemente, levará a erros de estimativa do tensor D e a 







Distorções Geométricas em MRI 
  
4.1 Distorções Geométricas em MRI 
Desde muito cedo (Doran et al., 2005) que se reconheceu que MRI não descreve 
geometricamente os objetos em estudo de uma forma precisa. A codificação espacial de MRI requer 
variações lineares de campo magnético que, na realidade, não acontecem(Rohde et al, 2004; Wald et 
al., 2001).  
Por exemplo, o fornecimento de corrente às bobinas de gradiente não é instantâneo (McRobbie 
et al., 2003); de igual modo, quando se inverte a polaridade da corrente nas mesmas, existe uma força 
eletromotriz que contraria a inversão da corrente (McRobbie et al., 2003). Certas sequências também 
geram campos magnéticos parasitas (magnetizações extra-MRI) que vão adir aos gradientes de 
codificação espacial (Andersson, 2013). 
Assim, uma distorção é causada por qualquer campo magnético exterior que afeta a linearidade 
espacial dos gradientes de codificação espacial (figura 4.1). Isto induz erros na amostragem das linhas 
do espaço kx e, consequentemente, a reconstrução indevida da imagem. 
 
Figura 4.1 – (A) Gradiente ideal de amostragem. O gradiente linear resulta numa relação linear entre a posição e 
a sua codificação de fase do sinal. (B) Gradiente real de amostragem. Neste caso, as magnetizações extra-MRI 
vão somar ao gradiente e, portanto, já não existe uma relação linear entre a posição adquirida e a respetiva 
codificação de fase. Quando reconstruída, a imagem vai aparecer distorcida. Adaptado de (Andersson, 2013) 
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4.2 Distorções comuns a DP e DTI 
4.2.1 Suscetibilidade Magnética 
A suscetibilidade magnética 𝜇 é uma constante de proporcionalidade adimensional que relaciona 
a capacidade que um material tem para gerar um campo magnético adicional, quando sujeito a um 
campo magnético H, segundo a equação 4.1 (O’Handley, 2000):  
𝐵 = 𝜇𝐻 (Equação 4.1) 
onde B é o novo campo magnético em T e H o campo magnético aplicado em T. Quando um material 
é diamagnético (𝜇 >  1), o campo B será maior que H. Quando 𝜇 < 1, o material designa-se como 
paramagnético e reduz o campo magnético H.  
Assim, em locais com materiais diamagnéticos ou paramagnéticos, como no osso ou nas 
cavidades sinusais, ocorrem flutuações pontuais de campo magnético outrora homogéneo, afetando a 
codificação espacial da imagem (Andersson, 2013; Cohen-Adad et al., 2011; Le Bihan et al., 2006; Mori 
et al., 2002). 
4.2.2 Artefactos de movimento 
O movimento, quer seja do paciente, quer seja fisiológico, vai alocar os diferentes núcleos em 
posições diferentes no gradiente de codificação de fase. Esta incoerência na fase induz um erro na 
direção de codificação de fase (figura 4.2). 
 
Figura 4.2 – Artefactos de movimento em imagens DWI. (Le Bihan et al., 2006) 
4.2.3 Campos concomitantes 
Enquadrado na tese, observou-se em ambas imagens DP e DTI uma translação entre os volumes 
superior e inferior (figura 4.3). Isto poderá ser causado por campos magnéticos gerados sobre os 
campos magnéticos produzidos pelos gradientes de codificação espacial, que acrescem à 
magnetização inicial. Estes campos gerados são definidos como campos concomitantes e estão 




Figura 4.3 – Translação que ocorre durante a aquisição do mesmo corte anatómico em volumes diferentes. 
Na ausência de variações de campos e correntes elétricas, um campo magnético segue as 
seguintes leis de Maxwell: 
∇⃗  . ?⃗? = 0 (Equação 4.2) 
∇⃗  ×  ?⃗? = 0⃗  (Equação 4.3) 
onde a amplitude de ?⃗?  será: 
𝐵 = √𝐵𝑥 + 𝐵𝑦 + 𝐵𝑧 (Equação 4.4) 
A aplicação das equações 4.2, 4.3 e 4.4 resulta na seguinte expansão da série de Taylor 
(equação 4.5) (Du et al., 2002 sf Bernstein et al. 1998): 



















+ 𝑡𝑒𝑟𝑚𝑜𝑠 𝑑𝑒 𝑜𝑟𝑑𝑒𝑚 𝑚𝑎𝑖𝑜𝑟 
(Equação 4.5) 
onde B0 é a amplitude do campo magnético estático em T; Gx, Gy e Gz  são as amplitudes dos gradientes 
segundo as direções x,y e z respetivamente em Tm-1; e x,y e z são as componentes da distância do 
ponto relativamente ao isocentro nas respetivas direções em metros. 
Assumido um corte axial, 𝐺𝑥 irá corresponder ao gradiente de codificação de frequência. O campo 
magnético presente durante o passo de aquisição de sinal encontra-se na equação 4.6. 




+ 𝑡𝑒𝑟𝑚𝑜𝑠 𝑑𝑒 𝑜𝑟𝑑𝑒𝑚 𝑠𝑢𝑝𝑒𝑟𝑖𝑜𝑟 (Equação 4.6) 
A esquematização da aquisição dos volumes utilizados durante o estudo encontra-se ilustrada 
na figura 4.4, onde ocorre a sobreposição de um corte entre os dois volumes. Se a diferença da 
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distância entre o corte sobreposto e os isocentros dos diferentes volumes for não nula, a equação 4.7 
é válida. 






+ 𝑡𝑒𝑟𝑚𝑜𝑠 𝑑𝑒 𝑜𝑟𝑑𝑒𝑚 𝑠𝑢𝑝𝑒𝑟𝑖𝑜𝑟 (Equação 4.7) 
onde z é a distância em metros do corte ao isocentro, no plano axial. Isto implica que, caso o corte 
sobreposto se encontre a distâncias diferentes ao respetivos isocentros, haverá uma diferença nas 
frequências de Larmor entre volumes diferentes. Na eventualidade de esta diferença ser significativa, 
para codificações de frequência iguais entre volumes, a alocação do sinal pode sofrer uma translação 
na direção de codificação da frequência. 
Na amostra disponível, calculou-se uma diferença de frequências de Larmor de cortes 
sobrepostos em volumes diferentes de 312,4 ± 0,4Hz e uma translação média de 2,9 ± 0,6 pixéis, que 
se sobrepõe com o valor teórico calculado de 3,2 ± 0,3 pixéis, assumindo que a translação ocorra por 
100Hz/pixel (Le Bihan et al., 2006).  
 
Figura 4.4 – Ilustração exemplificativa do esquema de aquisição das imagens DP + DTI. Adaptado de (Lansdown 
et al., 2007) 
Embora já exista alguns estudos sobre a translação de imagens DTI segundo a direção de 
codificação de fase (Baron et al., 2012; Meier et al, 2008), a inexistência de literatura sobre translações 
por campos concomitantes segundo a direção de codificação de frequência entre volumes contíguos, 
abre a possibilidade de um estudo que relacione as distorções causadas por campos concomitantes 
entre sessões de aquisição e respetivas estratégias de correção in situ. 
4.3 Distorções em DTI 
4.3.1 Correntes de Eddy 
As correntes de Eddy são correntes elétricas induzidas nas superfícies condutoras quando 
expostas a variações do campo magnético e são causados pela rápida transição de polaridade dos 
gradientes. Essa corrente vai, pela lei de Lenz, gerar campos magnéticos que vão adir com os campos 
criados pelos gradientes de codificação espacial, distorcendo a imagem. As distorções por correntes 
de Eddy podem ser classificadas como de compressão e de corte (figura 4.5). Embora este efeito possa 
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ser atenuado através da utilização de gaiolas de Gauss, certas correntes vão persistir, como é o caso 
da bobina transcetora (Le Bihan et al., 2006). 
 
Figura 4.5 – Distorções geométricas numa imagem DWI causadas por correntes de Eddy. Estes podem ser de 
compressão (canto superior direito e canto inferior esquerdo) e de corte (canto inferior direito). (Le Bihan et al., 
2006) 
4.3.2 Campos concomitantes 
Para além da distorção descrita em 4.2.3, existe outra distorção causada por campos 
concomitantes e exclusiva à sequência EPI. Segundo a equação 4.5, os campos concomitantes 
introduzem uma variação parabólica nas diferenças de fase, o que causa a expansão da imagem na 
direção de codificação de fase (figura 4.6 A). Doravante, os termos cruzados 𝐺𝑖𝐺𝑗 podem causar uma 
variação linear nas diferenças de fase, o que corresponde a uma translação na direção do gradiente 
de codificação de fase (figura 4.6 B) (Baron et al., 2012; Du et al., 2002; Meier et al., 2008). 
 
Figura 4.6 – (A) Extensão (B) Translação na direção do gradiente de codificação de fase causados por campos 
concomitantes. Adaptado de (Baron et al., 2012; Meier et al., 2008) 
Estabelecidos bons modelos que prevejam os desvios no preenchimento do espaço k causados 
por magnetizações parasitas, é possível fazer correções in situ das distorções. Por norma, estas 
correções não são suficientes e requerem metodologias mais refinadas, como o registo de imagem 
(Oliveira & Tavares, 2012). 
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4.4 Registo de Imagem 
Define-se registo de imagem, também conhecido por fusão, acoplamento ou deformação de 
imagem, como “o processo de alinhar duas ou mais imagens” (Oliveira et al., 2012). Este é um processo 
importante em técnicas de imagem médica, onde a informação está contida em mais do que uma 
imagem.  
Essencialmente, seja a imagem referência F: D  IR3 →IR e a imagem a transformar M:D  IR3 
→IR, pretende-se computar uma transformada T que verifique a igualdade na equação 4.8: 
𝑀 𝑜 𝑇 = 𝐹 (Equação 4.8) 
onde (𝑜) é o operador da função composta. 
Existem duas metodologias segundo qual T pode ser computado. Caso seja comparada a 
intensidade de pixéis entre a imagem de referência e a imagem a transformar, define-se como registo 
por intensidades. Na comparação de informação geométrica obtida, por exemplo, segmentação, a 
metodologia carateriza-se como à base de estruturas comuns (Oliveira et al., 2012). 
Enquadrado na tese, entre volumes, não existiam diferenças de intensidades significativas e não 
existem estruturas que permitisse uma segmentação fácil, portanto, será focado o registo de imagem 
por intensidades; um processo iterativo onde são aplicadas várias iterações de uma classe de 
transformadas T sobre M até atingir a máxima similaridade com F. 
Este processo é regulado por uma métrica de similaridade e um optimizador. A métrica de 
similaridade retorna um valor escalar que quantifica a similaridade entre as imagens M e F. O 
optimizador determina qual a transformação que maximiza a métrica de similaridade numa dada 
iteração. A classe de transformada define uma transformação 2D ou 3D que deforme geometricamente 
M para que esta se aproxime de F (figura 4.7). Existem vários algoritmos e metodologias em registo 
por intensidades; no âmbito da tese, foi utilizado o algoritmo demons sugerido em Vercauteren et al., 
2009a. 
 





4.4.1 Algoritmo demons difeomorfo 
A adaptação de conceitos de termodinâmica tem sido amplamente utilizada em processamento de 
imagem. Por exemplo, a utilização de entropia como métrica de registo (Wu et al., 2015; Zhao et al., 
2014).  
O algoritmo demons implementado por Thirion, 1998 e caraterizado por Vercauteren et al., 2009b 
torna o fenómeno de alocação de pixéis, característico no registo de imagem, como um processo de 
difusão. 
Para tal, estabelece-se uma analogia ao paradoxo de Gibbs (Thirion, 1998). Assume-se os 
compartimentos A e B divididos por uma membrana semipermeável com um gás composto pelas 
moléculas a e b, e que essa membrana contém um grupo de atuadores (demons) capazes de separar 
as moléculas (figura 4.8). Para evitar a violação da segunda lei da termodinâmica, Maxwell postulou 
que embora haja uma redução da entropia ao separar as moléculas, a entropia criada pelos demons 
para reconhecer e alocar as moléculas vai incrementar a entropia total do sistema (Thirion, 1998). 
 
Figura 4.8 – Esquema ilustrativo do paradoxo de Gibbs. A atuação de demons sobre o sistema possibilita a 
deslocação de moléculas na direção contrária ao do gradiente de difusão. Adaptado de (Thirion, 1998) 
Em processamento de imagem, um demon tem a seguinte definição: “um demon é um atuador 
situado no ponto P na fronteira do objeto O. Este age localmente sobre o modelo M de forma a o incluir 
ou excluir de O, dependendo da sua caracterização” (Thirion, 1998), tal como mostra a figura 4.9. 
 
Figura 4.9 – Aplicação da definição de demons no caso de registo de imagem. Adaptado de (Thirion, 1998) 
A implementação desta definição consiste no deslocamento de cada pixel através de um campo 
de deslocamentos s, resultante da equação de fluxo ótico, que é utilizado para detetar pequenas 
deformações em sequências temporais de imagens (Gong et al., 2015; Horn et al., 1993). Dadas as 




(𝑀 − 𝐹)∇⃗ 𝐹
(∇⃗ 𝐹)
2
+ (𝑀 − 𝐹)2
 (Equação 4.9) 
Assim, cada iteração do algoritmo demons segue a seguinte linha processual: 
(i) Todos os pixéis de F onde ∇⃗ 𝐹 ≠ 0 são selecionados como demon D; 
(ii) 𝛵 é uma deformação que, para cada demon D, é armazenado a deslocação elementar 
instantânea 𝑑 (𝐷), computada através da equação 4.10. Em cada iteração, é aplicado 
ao campo de deslocações um filtro Gaussiano com um dado 𝜎; 
(iii) m(D’), onde D’ = D + 𝑑 (𝐷) é estimado através de interpolação em M. 
O registo visa um alinhamento razoável entre imagens através da minimização de uma função 
de energia global baseada no erro médio quadrático (SEM): 
𝐸 (𝑠 ) =
1
𝜎𝑖
2 𝐸𝑀𝑆(𝐹,𝑀 o s ) +
1
𝜎𝑇














onde Ω𝑃 é a região de sobreposição de M sobre F, Reg(s) é um termo de regularização, tipicamente 
‖∇s ‖2, 𝜎𝑖 é um fator de ponderação de ruído e 𝜎𝑇 o fator de ponderação de regularização (Vercauteren 
et al., 2009b). O algoritmo dá-se como terminado quando se atinge uma dada razão entre a energia 
global na iteração n e a energia global inicial ou se atinge o número de iterações definida. 
 
Figura 4.10 – Exemplo da aplicação do algoritmo demons sobre uma imagem com uma deformação simulada    
(n = 0) e respetivo campo de deslocamentos após 25 iterações (n=25). 
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Uma das limitações deste algoritmo é o fato de a sua inicialização ser impossibilitada caso não 
exista uma sobreposição de pixéis de intensidades iguais (figura 4.11) (Thirion, 1998; Vercauteren et 
al., 2009b). 
 
Figura 4.11 – Exemplo ilustrativo de um problema de inicialização do algoritmo demons. A não sobreposição das 
estruturas com a mesma intensidade infere que não existe uma interface, impossibilitando a definição de um 







Materiais e Métodos  
  
5.1 Recrutamento 
Foram disponibilizadas pelo Laboratório de Biomecânica e Morfologia Funcional imagens da 
perna de cinco voluntários adultos portadores de nenhuma patologia que pudesse desviar as imagens 
da norma. As imagens foram adquiridas em duas instâncias diferentes: antes e depois da realização 
de exercício físico intenso, onde foi pedido aos voluntários que saltassem até à exaustão. Assim, 
existem na totalidade dez aquisições de imagens da perna. 
5.2 Aquisição de imagens 
A aquisição de imagens foi realizada com o auxílio do aparelho de MRI Signa HDxt 1.5T da GE 
Healthcare na clínica de Ressonância Magnética de Caselas. O protocolo consistiu na aquisição, 
segundo o plano axial, de dois volumes: o superior, do joelho até a metade da perna; e inferior, de 
metade da perna até ao tornozelo. Entre os dois volumes, o último corte do volume superior coincide 
espacialmente com o primeiro corte do volume inferior (figura 5.1). 
 
Figura 5.1 – Ilustração exemplificativa do esquema de aquisição de imagens, com a localização de sobreposição 
das imagens entre pacotes. 
As imagens foram adquiridas através da execução de duas sequências de MRI com o fim de 
obter dois conjuntos: anatómicas (ponderadas a DP) e funcionais (ponderadas a DWI). O primeiro 
conjunto foi adquirido utilizando a sequência Spin Echo, com os seguintes parâmetros: TR = 4.140ms, 
TE = 7,624ms, field of view (FOV) = 250,88mm x 250,88mm x 210,60mm, espessura de corte = 3,9mm 
e matriz de aquisição 256 x 256 x 54 com um tempo de aquisição total de 3:40 minutos.  
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As imagens de difusão foram adquiridas através da sequência DW-SS-EPI segundo 12 direções 
não colineares com b-value b=400s.mm-2 e uma sem ponderação à difusão (b= 0 s.mm-2) de 
parâmetros de aquisição TR = 10.000ms, TE = 76,1ms, FOV = 250,88mm x 250,88 x 210,66mm, 
espessura de corte = 3,9mm com espaçamento entre estas de 3,9mm e matriz de aquisição de 256 x 
256 x 54 com um tempo total de aquisição de 3:42 minutos. 
A soma dos tempos de aquisição dos pacotes e das imagens estruturais e de difusão perfaz um 
total de 14:43 minutos. 
Após a aquisição, os dados foram transferidos para instalações independentes de 
processamento com recurso a vários softwares que serão enunciados ao longo deste capítulo. 
5.3 Pré-Processamento 
Nesta secção, as imagens DP e DWI tomaram passos diferentes de processamento. Para uma 
leitura mais facilitada, serão divididas nas suas respetivas subsecções. 
5.3.1 Imagens DP 
Durante este passo, os ficheiros foram convertidos do formato DICOM para NIfTI utilizando o 
software MRIConvert (http://www.mccauslandcenter.sc.edu/mricro/mricron/dcm2nii.html, acedido em 
Setembro de 2015). 
5.3.2 Imagens DWI 
Inicialmente, os ficheiros foram convertidos do formato DICOM para NIfTI utilizando MRIConvert. 
Depois, as correntes de Eddy foram corrigidas através da função eddy do FSL (Jenkinson et al. 2012). 
Finalmente, os tensores de difusão e respetivos parâmetros (FA, MD, valores e vetores próprios) foram 
estimados através do FSL (Jenkinson et al. 2012) com recurso à função dtifit. O resultado são vários 
ficheiros que contêm a informação do tensor de difusão e respetivos valores FA e MD. O fluxograma 
de estimação de DTI encontra-se na figura A.1 do anexo A. 
5.4 Processamento 
A manipulação dos ficheiros NIfTI foi realizada com a biblioteca Tools for NIfTI and ANALYZE 
image (disponível em: http://www.mathworks.com/matlabcentral/fileexchange/8797-tools-for-nifti-and-
analyze-image, acedido em Setembro de 2015).  
Foi assumido que as distorções ocorrem apenas no plano axial e implementado um script com o 
auxílio do Matlab 2014b (The Mathworks Inc., Natick, Massachusetts, USA) que aproveita o esquema 
de aquisição descrito na secção 5.2. A última imagem do volume superior é utilizado como a referência 
F e a primeira imagem do volume inferior é utilizado como a imagem a transformar M. A comparação 
destas imagens resulta numa transformada, que é aplicada no volume inferior. Depois, é-lhe corrigida 
a atenuação de sinal devido às heterogeneidades de campo (figura 5.2). Finalmente, a imagem M é 
retirada do volume inferior e este é unido ao volume superior, resultando num único ficheiro NIfTI. A 




Figura 5.2 – Fluxograma do processo de correção de atenuação de sinal. 
 
Figura 5.3 – Fluxograma do algoritmo de união e continuação de volumes. 
A computação da transformada das imagens DP e DTI seguiram metodologias diferentes e serão 
divididas nas respetivas subsecções para fins de clarificação. 
5.4.1 Registo de imagens DP 
Nas imagens DP, a transformada foi computada (figura 5.4) recorrendo à biblioteca de registo de 
imagem imregister incluída no Matlab 2014b com a configuração descrita na tabela 5.1. 
Tabela 5.1 – Parametrização utilizada para o registo monomodal na função imregister do Matlab 2014b 
Optimizador Regular Step Gradient 
Descent 
GradientMagnitudeTolerance = 𝟏, 𝟎𝟎  × 𝟏𝟎−𝟒 
MinimumStepLength = 𝟏, 𝟎𝟎  × 𝟏𝟎−𝟓 
MaximumStepLength = 𝟔, 𝟐𝟓  × 𝟏𝟎−𝟐 
MaximumIterations = 𝟐𝟎𝟎 
RelaxationFactor = 𝟓. 𝟎𝟎 × 𝟏𝟎−𝟐 
Métrica MeanSquares  
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Tipo de Transformada Afim - 
 
Figura 5.4 – Fluxograma da computação da transformada para registo de volumes DP. 
5.4.2 Registo de imagens DTI 
O registo em imagens DTI requer uma abordagem diferente do registo de imagens escalares 
como tomografia computorizada ou raios-X; já que cada pixel de uma imagem DTI é uma matrix NxN 
em vez de um valor escalar (Alexander et al., 2001). Nesta tese, foi adaptado o registo demons utilizado 
em Y. Wang et al., 2011, onde se utilizou os mapas FA como critério de comparação. Também se 
procedeu ao registo demons recorrendo às imagens MD; para comparar a eficiência do algoritmo entre 
os dois critérios. 
Antes de aplicar o algoritmo demons, procedeu-se a um passo de pré-registo para remoção do 
ruído fora das estruturas anatómicas e otimização do resultado de registo. Este passo consiste na 
aplicação de uma máscara sobre as imagens critério a serem utilizadas e, posteriormente, no registo 
monomodal das respetivas imagens recorrendo à função imregister do Matlab 2014b com a 
parametrização descrita na tabela 5.1. A organização processual do pré-registo e computação da 
máscara encontram-se respetivamente nas figuras 5.5 e 5.6. 
 




Figura 5.6 - Fluxograma de computação da máscara, para fins de remoção de ruído fora das estruturas 
anatómicas. 
A dedução da máscara consiste no registo multimodal das imagens DP e b0 através da função 
imregister do Matlab 2014b com a parametrização descrita na tabela 5.2. A imagem DP, registada, 
segue uma binarização segundo o método de Otsu e é morfologicamente fechada com um disco de 
oito pixéis e posteriormente dilatada morfologicamente com o mesmo disco. 
Após o passo de pré-registo, é computado o campo de deslocamentos segundo o algoritmo 
demons (figura 5.7), e aplicado sobre os vários elementos DTI. 
Tabela 5.2 - Parametrização utilizada para o registo multimodal na função imregister do Matlab 2014b 
Optimizador OnePlusOneEvolutionary GrowthFactor = 𝟏, 𝟎𝟓 
Epsilon = 𝟏, 𝟓𝟎 × 𝟏𝟎−𝟔 
InitialRadius = 𝟔, 𝟐𝟓 × 𝟏𝟎−𝟑 
MaximumIterations = 𝟓𝟎𝟎 
RelaxationFactor = 𝟓. 𝟎𝟎 × 𝟏𝟎−𝟐 
Métrica MattesMutualInformation NumberOfSpatialSamples = 500 
NumberOfHistogramBins = 50 
UseAllPixels = 1 
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Transformada Afim - 
 
Figura 5.7 – Fluxograma da computação da transformada para registo de volumes DTI. 
5.4.3 Co-registo de DP sobre DTI 
Para a visualização de resultados na tratografia, é necessário co-registar as imagens DP sobre 
as imagens DTI. Para tal, cada corte DP foi registado sobre o respetivo corte b0 com o auxílio da função 
imregister com a parametrização da tabela 5.2. 
5.5 Pós-Processamento 
Formados os novos ficheiros NIfTI que contêm os volumes inferior e superior de DP e DTI 
(corrigidos e unidos segundo os critérios FA e MD), procedeu-se à realização da tratografia através da 
função dti_tracker disponível na biblioteca do software TrackVis (The General Hospital Corporation, 
Boston, Massachusetts, USA) definindo as imagens DP como máscara.  
O resultado foi um ficheiro .trk.para cada critério utilizado. 
5.6 Validação de Resultados 
Para avaliação de registo DP e DTI e respetivo co-registo foram utilizadas métricas de 
similaridade comuns em registo de imagem médica. Como controlo, foram utilizadas as imagens F e M 
antes da aplicação de qualquer processamento. Os resultados foram divididos em dois instantes: pré e 
pós a realização de exercício físico. Dada a amostra reduzida em cada instância (n = 5), não se justifica 
aplicar testes estatísticos, já que estes ou vão falhar ou não terão relevância. 
Para cada passo, recorreu-se a métricas diferentes já utilizadas em registo de imagem médica 
para avaliação quantitativa do registo. Procedeu-se também à confirmação de tais resultados através 
da observação direta das imagens, com especial foco na ocorrência de descontinuidades na transição 
do volume superior para o inferior. 
As diferentes métricas utilizadas encontram-se divididas em subsecções para fins de clarificação. 
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5.6.1 Validação quantitativa do registo DP 
A quantificação do sucesso de registo dos volumes DP foi realizada através da correlação 
cruzada normalizada (NCC) exposta na equação 5.1 entre as imagens F e M (Ulysses & Conci, 2010): 
𝑁𝐶𝐶(𝐹,𝑀) =
∑ ∑ (𝐹(𝑖, 𝑗) − ?̅?)(𝑀(𝑖, 𝑗) − ?̅?)𝑗 ∈ ℕ 𝑖 ∈ ℕ
√∑ ∑ ((𝐹(𝑖, 𝑗) − ?̅?)2)((𝑀(𝑖, 𝑗) − ?̅?)2)𝑗 ∈ ℕ 𝑖 ∈ ℕ
 
(Equação 5.1) 
onde o valor unitário corresponde a uma sobreposição perfeita entre os pixéis das imagens de 
referência e da imagem transformada. 
5.6.2 Validação quantitativa do co-registo 
Dado que foi utilizada a métrica de Eubank, 2001 no passo de co-registo, para evitar 
redundância, recorreu-se ao índice de similaridade estrutural (SSIM) descrito na equação 5.2 (Wang et 
al., 2004): 
𝑆𝑆𝐼𝑀 (𝐹,𝑀) =  






 (Equação 5.2) 
onde µ são as médias locais das imagens F ou M, 𝜎 a sua variância e Ci são constantes de 
regularização. 
5.6.3 Validação quantitativa do registo DTI 
Um dos problemas na validação de resultados em imagens DTI é a inexistência de um gold 
standard (Le Bihan et al., 2006; Mori & Van Zijl, 2002). Este problema é agravado com a inexistência, 
até ao momento, de literatura sobre registo de imagens DTI da perna. 
A estimativa do tensor de difusão pelo FSL assume que os elementos não-diagonais do tensor 
são simétricos. Assim, foi realizada a média da NCC dos elementos de DTI, sendo a sua incerteza 
associada ao desvio médio padrão. 
A avaliação qualitativa das imagens DTI foi realizada com o auxílio dos resultados de tratografia 
estimados pelo TrackVis. Para evitar parcialidade nos resultados, realizou-se a tratografia nos volumes 
superior e inferior separadamente, já que a sua união implicaria o processamento destes com a 







Resultados e Discussão 
  
Neste capítulo são apresentados os resultados obtidos e o tratamento destes, de acordo com o 
capítulo anterior. 
Inicialmente foi realizada a avaliação da similaridade no registo das imagens DP, DTI e no co-
registo entre elas. A avaliação qualitativa visual é realizada com o auxílio do TrackVis para 
complementar a informação obtida. 
No suporte digital encontram-se todas as imagens utilizadas para a avaliação qualitativa, sendo 
algumas utilizadas neste documento para fins exemplificativos. 
6.1 Registo das imagens DP 
Após a aplicação do registo segundo o fluxograma da figura 5.4, foi calculado a NCC das 
imagens de controlo e da imagem registada em ambas as instâncias de pré-exercício e pós-exercício, 
estando presentes nas figuras 6.1 e 6.2.  
 





































Figura 6.2 - Valores de correlação cruzada normalizada no registo de imagens DP, no instante “pós-exercício”. 
Em todos os casos observa-se um aumento dos valores de correlação cruzada e, aliado com as 
avaliações qualitativas (figura 6.3), é possível assumir que o registo de imagens DP é bem-sucedido e 
extensível a casos futuros. Um dos motivos pelo qual o registo não é perfeito (valor unitário do NCC) 
pode advir da atenuação de sinal causada pela incoerência de fase induzida por heterogeneidades do 
campo magnético estático.  
 
Figura 6.3 – Exemplo dos volumes DP antes e depois do registo segundo o plano sagital e coronal na amostra 1 
após a realização de exercício físico. 
6.2 Co-registo de imagens DP sobre imagens DTI 
Nesta secção, foi calculado o SSIM das imagens de controlo e da imagem registada, antes e 





































Figura 6.4 – Valores de SSIM no co-registo das imagens DP sobre as imagens DTI no instante “pré-exercício”. 
 
Figura 6.5 - Valores de SSIM no co-registo das imagens DP sobre as imagens DTI no instante “pós-exercício”. 
Novamente, observa-se um aumento de similaridade em todas as amostras após a realização 
do co-registo de DP sobre DTI, sendo possivelmente extensível a casos futuros. No entanto, na 
validação qualitativa observa-se uma rotação de 180º no plano axial dos volumes DP e DTI e uma 
inversão segundo o plano coronal dos volumes DTI (figura 6.6). Isto deve-se às ordens de leitura dos 
ficheiros DP e DTI não terem sido preservadas no momento de escrita pela biblioteca de manipulação 
de ficheiros NifTI utilizada. Não existindo informação disponível, o TrackVis vai utilizar a ordem de 
leitura por defeito, que poderá ser diferente à dos ficheiros originais. Este problema pode ser resolvido 






































Figura 6.6 – Exemplos da rotação de 180º no plano axial e inversão segundo o plano sagital esquerdo (A) e 
segundo o plano sagital direito (B) de volumes DP e DTI na amostra 3 utilizando MD.  
Também se observa uma sobreposição anatomicamente incorreta de fibras musculares sobre 
tecido adiposo (figura 6.7). Embora isto possa acontecer devido à inversão descrita acima, também 
pode ocorrer devido a um co-registo erroso. A imagem DP, sem a supressão do tecido adiposo, terá 
uma influência negativa no resultado do co-registo. Esta problemática pode ser colmatada numa versão 
futura do algoritmo realizando a computação da transformada de co-registo com imagens DP 
suprimidas de tecido adiposo, através de binarização. 
 
Figura 6.7 – Exemplos de sobreposição de tratos correspondentes a fibras musculares sobre tecido adiposo; 
presentes nas vistas posterior e anterior da amostra 3 utilizando MD como critério de comparação após a realização 
de exercício físico (A) e na amostra 5 utilizando FA como critério de comparação antes da realização de exercício 
físico (B). 
6.3 Registo de imagem DTI 
Após a aplicação do algoritmo demons para o registo de imagens DTI utilizando as imagens FA 
ou MD como critérios de comparação, procedeu-se ao cálculo da média da NCC dos seis elementos 
do tensor de difusão, antes e depois da realização de exercício físico (figuras 6.8 e 6.9). Segundo a 
tabela 6.1, em ambas instâncias, os intervalos de NCC dos volumes processados contêm os intervalos 
de NCC do grupo de controlo, o que implica que a aplicação do algoritmo demons não é suficiente para 
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continuação de volumes. Também, é possível assumir que a utilização dos critérios de comparação FA 
e MD seja indiferente no sucesso da aplicação. No entanto, os desvios padrão calculados não mostram 
com confiança suficiente que isto seja verdade. 
Tabela 6.1 – Média das correlações cruzadas normalizadas médias das imagens DTI de controlo e das imagens 
processadas utilizando FA ou MD como critérios de comparação. 
Instância CCN Controlo CCN FA CCN MD 
Pré-Exercício 0,59 ± 0,03 0,58 ± 0,04 0,61 ± 0,02 
Pós-Exercício 0,59 ± 0,06 0,60 ± 0,06 0,61 ± 0,06 
 
Figura 6.8 – Valores de correlação cruzada normalizada resultante da média dos elementos de DTI no instante 
pré-exercício. A incerteza associada às barras corresponde ao desvio padrão 
 
Figura 6.9 – Valores de correlação cruzada normalizada resultante da média dos elementos de DTI no instante 
pré-exercício. A incerteza associada às barras corresponde ao desvio padrão 
Embora a métrica utilizada sugira que a aplicação do algoritmo demons não seja suficiente para 
continuação de volumes, através da observação direta das imagens que já existem tractos na área 































































resulta em resultados semelhantes. Isto leva crer que a utilização da NCC não seja a mais indicada 
para a quantificação da eficácia no registo e continuação de volumes DTI. 
 
Figura 6.10 – Exemplo da diferença da aplicação do algoritmo demons com os critérios de comparação FA e MD 
na amostra 4, após a realização de exercício físico. Foram utilizadas perspetivas diferentes dos volumes de 
controlo e dos volumes processados para corrigir a inversão no plano coronal que ocorre durante a estimativa da 
tratografia. 
Observa-se uma densidade maior de tratos nas imagens pós-exercício do que nas de pré-
exercício (figura 6.11). Tal fenómeno é reportado em Heemskerk et al., 2010 onde os valores de FA e 
MD dos músculos responsáveis pela flexão do pé aumentam (Deux et al., 2008; Schwenzer et al., 
2009), o que permite um maior número de pixéis a serem incluídos no intervalo de inclusão durante a 
computação da tratografia. 
 
Figura 6.11 – Exemplo das diferentes densidades de tratos antes e depois da realização de exercício físico. Foram 
usadas a tratografia das amostras 2 (A) e 3 (B) após a realização do registo DTI com as imagens MD como critério 
de comparação. 
Também se observa em ambas as instâncias de exercício, em todas as amostras, uma 
descontinuidade acentuada de tratos nas áreas exteriores da perna (figura 6.12). Isto pode dever-se 
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ao reduzido SNR das imagens DTI da perna (A. M. Heemskerk et al., 2010; Khalil et al., 2010), que 
impossibilita a delineação da fronteira da perna pelo algoritmo. Também, a ocorrência de artefactos de 
chemical-shift na interface músculo-tecido adiposo pode levar a mudanças significativas nos valores 
FA e MD (M. Heemskerk & Damon, 2007; Lansdown et al., 2007; Mukherjee et al., 2008; Sinha et al., 
2006) e impossibilitar a inicialização do algoritmo demons nessas regiões. Dado que a supressão in 
situ de tecido adiposo na aquisição de DTI resulta num SNR ainda menor (A. M. Heemskerk et al., 
2010), a única possibilidade será a utilização de um algoritmo de registo mais robusto, que utilize a 
informação direcional diretamente de DTI, como sugerido em Yeo et al., 2008, invés do registo pela 
informação direcional indireta (MD e FA) utilizado na elaboração desta tese. 
 
Figura 6.12 – Exemplos de descontinuação de fibras nas áreas exteriores da perna na amostra 2 com registo FA 
pós-exercício (A) e na amostra 5 (B) segundo registo DTI por MD antes da realização de exercício físico 
Na transição do volume superior e inferior, observa-se em todos os casos uma redução do 
número de fibras existentes quando se define um ROI local. No entanto, existe a preservação do ângulo 
e comprimento de fibras suficientes para análise. Recomenda-se a realização de um estudo à 
preservação de parâmetros de arquitetura muscular antes e depois do registo DTI, como o ângulo de 









7.1 Limitações e Trabalho Futuro 
A pequena dimensão da amostra de imagens pré e pós realização de exercício físico (n=5) foi 
uma das grandes limitações na realização deste trabalho, que impossibilitou a utilização de testes 
estatísticos que permitissem a determinação do melhor parâmetro de registo DTI, e a eficiência do 
algoritmo aplicado. Uma alternativa seria a definição de ROIs em cada músculo da perna, realizada por 
várias pessoas com conhecimento suficiente em anatomia, o que permitiria uma acumulação suficiente 
de amostras para aplicação de testes estatísticos. 
A ausência de gold standard em de imagem DTI, especialmente na perna dificulta a avaliação 
do sucesso no registo dos volumes. Não existindo imagens DTI da perna de referência disponíveis, não 
foi possível determinar a eficiência do algoritmo demons em termos absolutos. 
A sobreposição de uma única imagem nos diferentes volumes pode afetar o registo e a 
consequente interpretação dos resultados de tratografia. Foi assumido que todas as distorções 
ocorrentes entre volumes se davam no plano axial. No entanto, nada garante que não tenham ocorrido 
distorções nos planos perpendiculares. Mais, não existe literatura suficiente sobre a intensidade de tais 
distorções ao longo do espaço. Recomenda-se que durante a aquisição de novos volumes se realize a 
sobreposição de mais cortes, com a definição de um método de registo que complemente este novo 
esquema de aquisição. 
A elevada curva de aprendizagem na aplicação de transformações difeomorfas em registo de 
imagem impediu ao autor fazer a aplicação de mais algoritmos de registo DTI com o fim de determinar 
o melhor algoritmo a aplicar na continuação de volumes DTI.  
Finalmente, a indisponibilidade de melhores bibliotecas de manipulação de ficheiros NIfTI no 
Matlab fez com que ocorresse uma rotação no plano axial e uma inversão no plano coronal entre as 
imagens DP e DTI nesta versão do algoritmo. 
7.2 Conclusão 
A presente tese tinha como objetivo o alinhamento e continuidade de volumes DTI para fins de 
observação de tratografia. Primeiro foram registadas as imagens DP e DTI utilizando a sobreposição 
de cortes entre os volumes superior e inferior e depois procedeu-se ao seu co-registo. No registo de 
volumes DP foi utilizado uma transformada afim; enquanto que para os volumes DTI foi utilizado a 
transformada afim, complementada com o algoritmo demons. O co-registo destas foi realizado através 
computação de uma transformada afim das imagens DP corrigidas sobre as imagens b0. 
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No registo de volumes DP, foram observadas aumentos da correlação cruzada normalizada entre 
os volumes de controlo e respetivos volumes processados, sendo confirmados pela avaliação empírica. 
No registo de volumes DTI, os volumes foram registados segundos dois critérios de comparação 
diferentes, FA e MD. Embora exista a possibilidade do registo segundo MD ser mais eficiente que FA, 
a visualização empírica dos resultados de tratografia indica que ambas possam ser suficientes para a 
resolução do problema. Em ambos os casos observa-se a coerência das estruturas anatómicas na 
maioria dos tratos, ocorrendo quebras principalmente nas áreas exteriores da perna, devido ao ruído. 
Estes resultados deverão ser confirmados por pares com conhecimento na matéria, através da medição 
de vários parâmetros de arquitetura muscular, como o ângulo de penação e comprimento de fibras. 
No co-registo de DP sobre DTI, observa-se uma rotação de 180º no plano axial e uma inversão 
segundo o plano coronal entre estas que advém da falta de robustez da biblioteca usada na 
manipulação de ficheiros NIfTI. Também, é observado uma sobreposição de tratos sobre tecido adiposo 
por não se ter realizado a supressão deste tecido nas imagens DP. 
Dada a dimensão reduzida da amostra e a utilização de um único ROI que incluía todos os 
músculos, a aplicação do algoritmo demons de cortes sobrepostos em volumes diferentes é uma prova 
de fato positiva que é possível utilizar algoritmos de registo de imagem para a continuação de volumes 
de imagem DTI contíguos. No entanto, foram utilizados critérios de comparação que correspondem 
indiretamente à informação direcional que a imagem DTI fornece, FA e MD. Numa versão futura, com 
o fim de tornar o algoritmo de alinhamento e continuação de imagens DTI mais eficiente e mais robusta, 
recomenda-se a utilização de metodologias de registo que utilize a informação direcional de DTI para 
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Figura A.2 – Fluxograma de processamento. 
